Avaliação da estabilidade dos valores da dimensão fractal tecidual utilizando diferentes tipos de aparelhos de tomografia computadorizada de feixe cônico by Toledo, Carlos Eduardo Pelinson
UNIVERSIDADE FEDERAL DE JUIZ DE FORA  
FACULDADE DE MEDICINA 
PROGRAMA DE PÓS GRADUAÇÃO EM SAÚDE 
Carlos Eduardo Pelinson Toledo 
AVALIAÇÃO DA ESTABILIDADE DOS VALORES DA DIMENSÃO FRACTAL TECIDUAL 
UTILIZANDO DIFERENTES TIPOS DE APARELHOS DE TOMOGRAFIA 
COMPUTADORIZADA DE FEIXE CÔNICO 
Juiz de Fora 
2020
Carlos Eduardo Pelinson Toledo 
AVALIAÇÃO DA ESTABILIDADE DOS VALORES DA DIMENSÃO FRACTAL TECIDUAL 
UTILIZANDO DIFERENTES TIPOS DE APARELHOS DE TOMOGRAFIA 
COMPUTADORIZADA DE FEIXE CÔNICO 
Tese apresentada ao Programa de Pós-
graduação em Saúde, da Universidade 
Federal de Juiz de Fora como requisito 
parcial a obtenção do grau de Doutor em 
Saúde. Área de concentração: Saúde 
Brasileira 
Orientador: Prof. Dr. Robert Willer Farinazzo Vitral 
Co-orientador: Prof. Dr. Marcio José Silva Campos 




Carlos Eduardo Pelinson Toledo 
AVALIAÇÃO DA ESTABILIDADE DOS VALORES DA DIMENSÃO FRACTAL 
TECIDUAL UTILIZANDO DIFERENTES TIPOS DE APARELHOS DE TOMOGRAFIA 
COMPUTADORIZADA DE FEIXE CÔNICO 
Tese apresentada ao Programa de Pós-graduação em 
Saúde, da Universidade Federal de Juiz de Fora 
como requisito parcial a obtenção do grau de Doutor 
em Saúde. Área de concentração: Saúde Brasileira 
Aprovada em: ____ de _____ de _________ 
BANCA EXAMINADORA 
__________________________________________________ 
Prof. Dr. Robert Willer Farinazzo Vitral 
Orientador - UFJF 
__________________________________________________ 
Prof. Dr. Marcio José da Silva Campos  
Co-orientador - UFJF 
__________________________________________________ 
Prof. Dr. Sérgio Luiz Mota Júnior 
Universidade Federal do Rio de Janeiro 
__________________________________________________ 
Prof. Dr. Marcelo Reis Fraga 
__________________________________________________ 
Profa. Dra. Neuza Maria Souza Picorelli Assis 
Universidade Federal de Juiz de Fora 
__________________________________________________ 
Profa. Dra. Aneliese Holetz de Toledo Lourenço  
Universidade Federal de Juiz de Fora 
3
À Viviane, minha esposa, e 
ao Caio, meu filho, pelas longas horas 
ausentes ao lado deles, em prol da 
dedicação a esta pesquisa. 
4
AGRADECIMENTOS 
 A Deus pelo dom da vida. 
 À Viviane, minha esposa, e ao Caio, meu filho, pelo amor, carinho e compreensão. 
 Aos meus pais e irmãs pelo amor e carinho. 
 Aos meus amigos pelo apoio. 
 Ao Prof. Dr. Robert Willer Farinazzo Vitral pela oportunidade concedida a mim ao 
aceitar ser meu orientador e abrir as portas do Programa de Pós-Graduação em Saúde. 
 Ao co-orientador do trabalho Prof. Dr. Marcio José da Silva Campos pelas 
correções feitas neste trabalho. 
 Ao Prof. Dr. Roberto Sotto-Maior Fortes de Oliveira pela grande disponibilidade, 
incentivo e presteza em desenvolver parte desta metodologia e pelos ensinamentos em 
toda a minha vida acadêmica. 
 À Profa. Dra. Neuza Maria Souza Picorelli Assis pela disponibilidade e pelos 
ensinamentos em toda a minha vida acadêmica. 
5
RESUMO 
 A comparação de exames de tomografia computadorizada de feixe cônico (TCFC) 
com configurações de campo de visão (FOV) diferentes é relevante para entender o 
impacto da qualidade de imagem inerente à confiabilidade e a precisão do resultado de 
diagnóstico. Este estudo objetivou avaliar comparativamente os resultados das análises 
fractais das imagens de uma mesma estrutura, realizadas em dois tomógrafos 
computadorizados de feixe cônico operados com FOVs diferentes. A seleção inicial das 
imagens utilizadas, de dois exames de TCFC da mandíbula de um mesmo indivíduo, 
realizadas em dois tomógrafos distintos, foi realizada por meio do programa Radiant 
(RadiAnt DICOM Viewer) e exportadas no formato DICOM. As imagens selecionadas 
foram trabalhadas através do programa ImageJ (US National Institutes of Health), 
corrigindo-se os giros das imagens comparadas, e após tal realização foram feitas todas 
as análises fractais. Para verificação da normalidade dos dados foi aplicado o teste de 
Shapiro-Wilk. Para comparação das análises fractais obtidas pelos dois tomógrafos 
testados foram aplicados os testes U de Mann-Whitney, o teste de Levene e o teste t. O 
resultado do coeficiente de correlação intraclasse foi de 0,988. A média das amostras nas 
três comparações (amostras do mento, amostras do forame mentual e incluídas todas as 
amostras do mento e do forame mentual) foi maior para o scanner 3D PreXion. O p valor 
dos testes foi de 0,000, para as três comparações, a um nível de confiança de 5%. O 
resultado deste estudo permite concluir que todos os testes de comparações das médias 
das análises fractais das imagens obtidas pelos tomógrafos i-CAT e PreXion 3D 
mostraram diferenças estatisticamente significativas e que foram observadas médias 
maiores nas análises fractais provenientes dos tomógrafos PreXion 3D. 
Palavras-chave: Densidade Óssea, Tomografia Computadorizada, Fractais. 
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ABSTRACT 
 Comparing Cone-Beam Computed Tomography (CBCT) exams with different fields 
of view (FOV) are relevant to understand the impact of the inherent image quality on the 
reliability and accuracy of the diagnostic outcome. This study aimed to comparatively 
evaluate the results of the fractal analysis of images of the same structure taken in two 
cone beam computerized scanners with different FOVs. The initial selection of the images 
used, from two CBCT of the same individual jaw performed in two different scanners, was 
conducted in the Radiant program (RadiAnt DICOM Viewer) and exported to DICOM 
format. The selected images were processed in the ImageJ software (US National 
Institutes of Health), correcting the rotation of the images before conducting fractal 
analysis. In order to verify the normality of the data, the Shapiro-Wilk test was applied. The 
Mann-Whitney U, Levene and T tests were applied in order to compare the fractal analysis 
obtained by the two CBCT scanners. The intraclass correlation coefficient result was 
0.988. The mean of the samples in the three comparisons (mentum samples, mental 
foramen samples and all included mentum and mental foramen samples) was higher for 
the PreXion 3D scanner. The p value of the tests was 0.000, for the three comparisons, at 
a 5% confidence level. The comparison of the fractal dimension averages of the images 
obtained with i-CAT and PreXion 3D scanners showed statistically significant differences, 
and higher averages were observed in the fractal analysis of images from PreXion 3D 
scanner. These results point to the need for a careful analysis of the parameters involved 
in the acquisition of images when results of fractal analysis resulting from different 
equipment are compared. 
Keywords: Bone Density, X-Ray Computed Tomography, Fractals. 
7
LISTA DE ILUSTRAÇÕES 
Figura 1  –  Representação gráfica do interior do gantry, onde o tubo de raios-X gira em torno do 
paciente, emitindo um feixe colimado de raios-X em forma de leque, direcionado ao anel 
estacionário de detectores ………………………………………………………………………..  17 
Figura 2 – Representação esquemática das unidades que compõem a imagem da tomografia 
computadorizada tradicional ……………………………………………………….…………….. 20 
Figura 3 – Comparação gráfica do tomógrafo tradicional (A) e do tomógrafo de feixe cônico (B) com a 
fonte e o detector de raios-X ……………………………………………………………………..  24 
Figura 4 – Exemplo de uma estrutura fractal construída iterativamente retratando a característica de 
auto-semelhança. A construção desta estrutura inicia-se com uma fita com um dado 
comprimento e provida de uma certa largura. A metade superior é substituída por dois 
galhos com metade tanto de comprimento como de largura, com os “galhos” formando 
sempre um mesmo ângulo ……………………………………………………………………….  39 
Quadro 1 – Categorização da densidade mineral óssea segundo seus valores de HU obtidos em 
imagens de TC …………………………………………………………………………..………… 32 
Figura 5 – Comparação i-Cat x Prexion 3D antes da correção do giro ………………………….……….  46 
Figura 6 – Correção do giro do eixo incisal mésio-distal do elemento 41 ……………………………….  47 
Figura 7 – Correção do giro do conduto radicular do elemento 41 (vista lateral)  …………..………….  47 
Figura 8 – Correção do giro do conduto radicular do elemento 41 (vista frontal) ……………………….  47 
Figura 9 – Correção do giro mandibular ……………………………………………………………………..  48 
Figura 10 – Comparação i-Cat x Prexion 3D após a correção do giro …………………………………….  48 
Figura 11 – ROI do mento no i-Cat e no Prexion 3D ……………………………………………….………..  49 
Figura 12 – ROI do forame mentual no i-Cat e no Prexion 3D …………………………………….……….  49 
Figura 13 – ROI do mento no i-Cat e no Prexion 3D ……………………………………………….………..  50 
Figura 14 – ROI do forame mentual no i-Cat e no Prexion 3D …………………………………….……….  50 
8
LISTA DE TABELAS 
Tabela 1 – Estatística descritiva das análises fractais medidas ………………………………………..…. 52 
Tabela 2 – Teste de Normalidade (Shapiro-Wilk) ………………………………………………………..….  52 
Tabela 3 – Teste de Amostras Independentes (teste U de Mann-Whitney) …………………………..….  53 
9
LISTA DE ABREVIATURAS E SIGLAS 
 3D  tridimensional 
 cm  centímetros 
 DEXA  Dual-Energy X-ray Absorptiometry 
 DF  Dimensão Fractal 
 DICOM Imagem Digital e Comunicação em Medicina 
 DMO  Densidade Mineral Óssea 
 FOV  Campo de Visão 
 GVs  Gray values 
 HU  Hounsfield unit (Unidade Hounsfield) 
 kV  kiloVoltagem 
 mA  miliAmperagem 
 MDCT  multidetector computed tomography 
 mg  miligrama 
 mm  milímetros 
 pDEXA peripheral Dual-Energy X-ray Absorptiometry 
 ROI  Região de Interesse 
 s  segundos 
 SD  desvio padrão 
 SO  superfície óssea 
 TC  Tomografia Computadorizada 
 TCFC  Tomografia Computadorizada de Feixe Cônico 
 VO  volume ósseo 
10
SUMÁRIO 
1. INTRODUÇÃO 11 .....................................................................................................
2. REVISÃO DA LITERATURA 13 ................................................................................
2.1. TOMOGRAFIA COMPUTADORIZADA TRADICIONAL 13 ....................................
2.2. TOMOGRAFIA COMPUTADORIZADA DE FEIXE CÔNICO 19 .............................
2.3. TECIDO ÓSSEO 24 ...............................................................................................
2.3.1. Qualidade óssea 27 ...........................................................................................
2.3.2. Técnicas para determinação da qualidade óssea 27 .....................................
2.3.3. Fatores que influenciam a determinação da qualidade óssea em TCFC 30 
2.4. FRACTAL 35 ..........................................................................................................
2.4.1. Conceitos de Geometria Fractal e Análise da Dimensão Fractal 35 ............
2.4.2. Métodos de cálculos da Dimensão Fractal 40 ................................................
3. PROPOSIÇÃO 42 .....................................................................................................
4. MATERIAL E MÉTODO 43 .......................................................................................
4.1. MATERIAL 43 .........................................................................................................
4.2. MÉTODO 43 ...........................................................................................................
4.2.1. Escolha e determinação das imagens 43 .......................................................
4.2.2. Correção de giro das imagens 44 ....................................................................
4.2.3. Avaliação comparativa pela análise fractal 46 ...............................................
4.2.4. Análise Estatística 49 ........................................................................................
5. RESULTADOS 50 .....................................................................................................
6. DISCUSSÃO 52 ........................................................................................................
7. CONCLUSÕES 55 ....................................................................................................
8. REFERÊNCIAS 56 ....................................................................................................
9. ANEXO 66 .................................................................................................................
ANEXO A - Parecer do Comitê de Ética em Pesquisa 66 .............................................
ANEXO B - Artigo Publicado 69....................................................................................
11
1. INTRODUÇÃO 
 Ampliação de imagem, distorção e sobreposição de estruturas são limitações 
comuns de técnicas de radiografias bidimensionais, reduzindo sobremaneira a qualidade 
e precisão do diagnóstico (ELEFTERIADIS e ATHANASIOU, 1996). 
 A tomografia computadorizada surgiu como uma alternativa de exame de imagem, 
pois permite a análise das estruturas em cortes, principalmente os tecidos mineralizados. 
Apresenta também alta definição e delimitação de irregularidades de maneira 
tridimensional, além de eliminar as sobreposições comuns em imagens bidimensionais, 
possuindo ótima resolução e possibilitando a reconstrução das imagens nos planos, axial, 
coronal, sagital e oblíquo (GARIB et al.,2007). 
 A tomografia computadorizada de feixe cônico (TCFC) tem menor custo e sua dose 
de radiação é significativamente mais baixa do que na tomografia computadorizada (TC) e 
a típica sobreposição de estruturas dentárias, visualizada em radiografias panorâmicas, 
não é observada (LUDLOW; DAVIES-LUDLOW; BROOKS, 2003; LUDLOW et al., 2006), 
fornecendo assim, informações para um diagnóstico mais preciso. 
 A análise da qualidade óssea pode ser feita através da TC por meio dos valores de 
voxel, isto é, pelas Unidades Hounsfield (HU), que avaliam a densidade óssea das 
imagens (GONZÁLEZ-MARTÍN; LEE; VELTRI, 2012). As HU representam a densidade 
relativa dos tecidos do corpo de acordo com uma escala calibrada de níveis de cinza, 
baseado nos valores obtidos com o ar (-1.000 HU), a água (0 HU) e o osso cortical (SILVA 
et al., 2012; MOLTENI, 2013). 
 Na TCFC, os voxels apresentam valores de cinza arbitrários sem calibração em 
HU, o que não permite uma avaliação da qualidade óssea absoluta. Devido aos valores 
de voxel da TCFC serem instáveis, o uso da análise fractal em combinação com a TCFC 
tem sido sugerido como uma ferramenta útil na avaliação da qualidade óssea 
(GONZÁLEZ-MARTÍN; LEE; VELTRI, 2012). 
 A análise fractal consiste em um método matemático para descrever e analisar 
formas complexas e padrões estruturais, sendo expressa numericamente como dimensão 
fractal (DF). Em geral, quanto maior for a dimensão fractal, mais complexa a forma do 
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objeto. O termo fractal é usado, então, para nomear uma geometria que lida com as 
formas auto-semelhantes. A prestabilidade e a importância da geometria fractal na análise 
de imagens radiográficas são justificadas pelo fato de que a auto-similaridade não pode 
ser facilmente verificada em imagens de objetos biológicos com uma resolução finita. 
Para isso, foram desenvolvidos algoritmos para quantificar as propriedades texturais de 
uma imagem. O osso trabecular apresenta um padrão de ramificação que tem 
propriedades fractais tais como auto-similaridade e ausência de escala bem definida. 
Devido a este fenômeno, a aplicação da geometria fractal e a medição da DF podem ser 
usadas para mensurar a complexidade e estrutura óssea trabecular (GERAETS e VAN 
DER STELT, 2000; HUA et al., 2009; TORRES et al., 2011; SANCHEZ-MOLINA et al., 
2013). 
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2. REVISÃO DA LITERATURA 
  
 A comparação de exames de tomografia computadorizada de feixe cônico (TCFC) 
com configurações de campo de visão (FOV) diferentes é relevante para entender o 
impacto da qualidade de imagem inerente à confiabilidade e a precisão do resultado de 
diagnóstico. 
2.1. TOMOGRAFIA COMPUTADORIZADA TRADICIONAL 
 A TC foi inicialmente delineada em 1917, por Randon, um matemático australiano, 
cujo legado foi a base de um modelo matemático que originou a primeira técnica 
tomográfica obtida cinquenta e cinco anos depois (PARKS, 2000). Este sistema, que 
permite visualização imediata das lesões cranianas, com baixos riscos para o paciente e 
sem a necessidade de internação, foi idealizado por Godfrey N. Hounsfield, engenheiro 
eletrônico inglês, cujo grande mérito foi a utilização do computador como elemento 
centralizador dos complexos mecanismos relacionados à tomografia computadorizada 
(ARELLANO, 2001). 
 A TC foi apresentada pelo engenheiro inglês Godfrey M. Hounsfield no ano de 
1972 na Inglaterra, juntamente com o físico norte-americano A. M. Comark. Esta invenção 
recebeu o prêmio Nobel de Medicina em 1979. O primeiro aparelho de TC foi colocado no 
Hospital Atkinson Morley, em Londres, acomodava somente a cabeça do paciente e 
gastava 4,5 minutos para escanear uma fatia e mais 1,5 minuto para reconstruir a imagem 
no computador (BROOKS, 1993). 
 Comark e Hounsfield, nos anos 70, provaram que fórmulas matemáticas 
auxiliariam na produção de imagens com suficientes detalhes para análises do corpo 
humano. O ponto de partida estava na quantificação dos raios-X transmitidos através do 
organismo, que permitiria a obtenção de informações sobre os componentes dos tecidos, 
criando-se assim a TC (TAVANO e ALVAREZ, 1998). 
 Os aparelhos da década de noventa acomodavam o corpo todo e a reprodução de 
uma secção durava um segundo ou menos. Algumas máquinas reproduziam uma fatia em 




 O paciente é exposto a um feixe de raios-X na forma de leque que é direcionado a 
uma série de sensores que transformam a radiação em sinais elétricos, que passam por 
um processo de qualificação e gravação, originando a imagem formada por múltiplos 
pontos, que variam de cinza claro ao preto numa escala de 16 tons diferentes conhecida 
como escala Hounsfield (PAPAIZ e CARVALHO, 1998). Um feixe de raios do calibre de 
um lápis gira ao redor do paciente para delimitar um corte de imagem e formar pequenos 
blocos de tecidos (voxels) com valores específicos de absorção, conforme as 
características do tecido delimitado. Estas imagens são reconstruídas em um plano 
bidimensional (pixels) na tela do computador, onde cada pixel é representado por um 
brilho ou escala de cinza correspondente, que indica o coeficiente de atenuação linear 
média do tecido em questão. O coeficiente da atenuação linear média é baseado nos 
coeficientes da água, do ar e dos ossos (ARELLANO, 2001). Os dados numéricos em 
cada pixel são chamados de HU, os quais variam, geralmente, entre -1000 e +1000. Por 
convenção, a água é registrada com o número 0. O ar é registrado com o número -1000 e 
o osso cortical +1000. Uma limitação da tomografia computadorizada é que os dentes têm 
maior densidade que a cortical óssea e os materiais dentários são, em sua maioria, ainda 
mais densos que os dentes. Portanto, a presença de restaurações metálicas pode 
produzir significantes artefatos nos cortes de tomografia na região da cabeça e pescoço 
(PARKS, 2000). 
 Nas primeiras gerações de aparelhos de TC, o feixe de raios-X completava um giro 
em torno do paciente e, posteriormente, a mesa se movimentava para capturar a imagem 
em fatia da próxima região adjacente. Nos aparelhos atuais a mesa com o paciente 
movimenta-se simultaneamente à rotação do tubo de raios-X, determinando uma trajetória 
helicoidal da fonte de raios-X em torno do paciente, o que provê a denominação aos 
aparelhos de TC modernos: tomografia computadorizada helicoidal ou espiral (SUKOVIC, 
2003). Este avanço incrementou a qualidade da imagem e reduziu o tempo de exposição 
do paciente. Além disso, os aparelhos modernos apresentam a tecnologia multislice, isto 
é, são capazes de adquirir de 4 a 16 fatias de imagem para cada giro de 360º do feixe de 
raios-X em torno do paciente (VANNIER, 2003). As vantagens clínicas dos aparelhos 
multislice referem-se à maior velocidade de aquisição da imagem, especialmente útil 
quando um possível movimento do paciente constitui um fator limitante para o exame, 
assim como melhor resolução espacial das imagens (SUKOVIC, 2003). 
16
 Genante e Boyd, em 1977, observaram que a TC proporciona bons resultados para 
a avaliação da densidade óssea, pois permite a quantificação do osso exclusivamente 
medular, que é o mais sensível às mudanças metabólicas.  A composição da imagem se 
dá unitariamente pelo pixel. Cada um apresenta um número que traduz a densidade 
tecidual ou o seu poder de atenuação da radiação. Tais números, conhecidos como 
escala Hounsfield, variam de –1000 (densidade do ar) a +1000 (densidade da cortical 
óssea), passando pelo zero (densidade da água). Na escala Hounsfield, considera-se que 
a água apresenta uma densidade neutra na imagem tomográfica. Deste modo, os tecidos 
de maior densidade são decodificados com um número positivo pelo tomógrafo e 
chamados hiperdensos, enquanto os tecidos com densidade inferior à água recebem um 
número negativo e são denominados hipodensos. A imagem de TC ainda apresenta uma 
terceira dimensão, representada pela espessura do corte, denominada de voxel, que é a 
menor unidade da imagem na espessura do corte, podendo variar de 0,5 a 20mm, a 
depender da região do corpo a ser escaneada e da qualidade da imagem desejada. Deste 
modo, quando se desejam imagens muito precisas de pequenas regiões como a face, 
ajusta-se o aparelho para adquirir cortes de 1mm de espessura, por exemplo, e assim o 
voxel das imagens resultantes corresponderá a 1mm. Diferentemente, quando se 
escaneiam regiões maiores do corpo como o abdômen, as fatias, e portanto o voxel, deve 
ser mais espesso, com inevitável perda da qualidade da imagem (figura 2) 
(FREDERIKSEN, 1994; LANGLAIS; LANGLAND; NORTJÉ, 1995). 
 As imagens obtidas pela tomografia computadorizada tradicional são muito mais 
nítidas e ricas em detalhes que as radiografias convencionais. As análises quantitativas 
em TC demonstram grande acurácia e precisão (CAVALCANTI e VANNIER, 1998; 
CAVALCANTI, 1999; CAVALCANTI e VANNIER, 2000; CAVALCANTI; RUPRECHT; 
VANNIER, 2001; FUHRMANN, 2002; TOGASHI et al., 2002). A medição da imagem é 
acurada quando se aproxima da dimensão real do objeto estudado. As mensurações 
realizadas diretamente no crânio ou na imagem em TC do mesmo crânio são 
absolutamente semelhantes. A precisão ou reprodutibilidade do método é confirmada 
diante de escassos erros na repetição das mensurações, tanto intra como inter-
examinadores. A alta sensibilidade e especificidade também estão presentes na 
tomografia computadorizada (FUHRMANN, 1995; FUHRMANN; BÜCKER; DIEDRICH, 
1995; FUHRMANN; BÜCKER; DIEDRICH, 1997a; FUHRMANN; BÜCKER; DIEDRICH, 
1997b; ERICSON e KUROL, 2000). Nas análises qualitativas das imagens, os índices de 
falso-negativo e falso-positivo são muito baixos. A TC espiral pode evidenciar 100% dos 
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nulo, isto é, a imagem em TC reproduz o tamanho real do objeto escaneado, 
diferentemente das radiografias convencionais (CAVALCANTI; RUPRECHT; VANNIER, 
2001). 
 A resolução espacial da imagem de TC pode ser prejudicada por um fenômeno 
conhecido como cálculo da média de um volume parcial. Isto ocorre quando a borda de 
uma estrutura inicia-se no meio de um pixel. Neste caso, o tom de cinza apresentado por 
este pixel equivalerá à média do coeficiente de atenuação dos raios-X, prejudicando a 
visualização nítida do limite de tal estrutura (PARKS, 2000). Quando o paciente 
apresentar metal na área avaliada, a TC tradicional também pode criar artefatos em forma 
de raios na imagem, como acontece na presença das restaurações dentárias metálicas 
(GARIB et al., 2007). 
 A posição da cabeça pode ser padronizada tridimensionalmente durante o exame 
de tomografia computadorizada tradicional, utilizando-se um recurso do tomógrafo de 
prover linhas luminosas perpendiculares entre si. Deste modo, posiciona-se o paciente 
deitado na mesa com o plano de Camper perpendicular ao solo, a linha luminosa 
longitudinal passando pelo centro da glabela e do filtro labial e a linha luminosa 
transversal coincidindo com o canto lateral dos olhos. Os dentes podem ser mantidos 
desocluídos, para que a intercuspidação não interfira na obtenção da imagem dos dentes 
superiores e inferiores. A primeira imagem obtida pelo tomógrafo assemelha-se a uma 
telerradiografia de norma lateral e denomina-se escanograma ou scout. Nesta imagem, o 
técnico seleciona a região que será escaneada, assim como determina a inclinação dos 
cortes axiais. Para o exame da maxila, recomenda-se obtenção de cortes axiais, paralelos 
ao plano palatino ou, menos comumente, paralelos ao plano oclusal. Para o exame da 
mandíbula, os cortes axiais são ajustados paralelamente à base mandibular. Estas 
estruturas de referência não precisam estar necessariamente perpendiculares ao solo, 
pois o gantry pode sofrer inclinações para escanear o plano de corte desejado (GARIB et 
al., 2007). 
 As imagens originais na tomografia computadorizada tradicional são usualmente 
obtidas no sentido axial. O computador é capaz de reconstruir os cortes axiais originais 
quando houver a necessidade de diversificar as perspectivas de avaliação, obtendo assim 
imagens em outros planos do espaço, como os planos coronal e sagital, sem a 
necessidade de expor novamente o paciente à radiação (LANGLAIS; LANGLAND; 
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NORTJÉ, 1995; CAVALCANTI; RUPRECHT; VANNIER, 2001). Este recurso presente nos 
softwares dos tomógrafos denomina-se reconstrução multiplanar. Os cortes axiais 
originais podem ainda ser reconstruídos em 3D e visualizados sob diferentes 
perspectivas. As imagens principais e de maior interesse ainda podem ser impressas em 
filme radiográfico e enviadas ao profissional que requisitou o exame (GARIB et al., 2007). 
 Apesar de a TC apresentar grandes vantagens diagnósticas, ela somente não é 
mais utilizada na rotina odontológica por dois principais motivos: dose de radiação e alto 
custo (GARIB et al., 2007). Indubitavelmente, a dose de radiação recebida pelo paciente 
durante o exame apresenta-se mais alta quando comparada às tomadas radiográficas 
convencionais (VISSER et al., 1997; LECOMBER et al., 2001). 
 Na Odontologia o exame de TC tradicional foi mais indicado na época em que não 
havia ainda disponível a TCFC, quando o exame poderia prover informações diagnósticas 
impossíveis ou difíceis de serem adquiridas por meio das radiografias convencionais e 
que, ao mesmo tempo, poderiam alterar significantemente o plano de tratamento 
escolhido (FLOYD; PALMER; PALMER, 1999). As principais indicações para a TC 
tradicional na Odontologia restringem-se aos casos de fraturas complexas da face 
(BROOKS, 1993; PAPAIZ e CARVALHO, 1998; PARKS, 2000), nas anomalias 
craniofaciais (LANGLAIS; LANGLAND; NORTJÉ, 1995), no diagnóstico e 
acompanhamento longitudinal de patologias dos maxilares (BROOKS, 1993; 
FREDERIKSEN, 1994; LANGLAIS; LANGLAND; NORTJÉ, 1995; PAPAIZ e CARVALHO, 
1998; CAVALCANTI e VANNIER, 2000; CAVALCANTI; RUPRECHT; VANNIER, 2001), no 
planejamento de múltiplos implantes (FLOYD, 1999; PARKS, 2000) e no diagnóstico do 
grau de comprometimento radicular dos incisivos laterais em casos de erupção ectópica 
dos caninos superiores permanentes (SCHMUTH et al., 1992; ERICSON e KUROL, 
2000a; ERICSON e KUROL, 2000b; BJERKLIN e ERICSON, 2006). 
2.2. TOMOGRAFIA COMPUTADORIZADA DE FEIXE CÔNICO 
 O surgimento da tomografia computadorizada de feixe cônico representou o 
desenvolvimento de um tomógrafo relativamente pequeno e de custo menor, 
particularmente indicado para a região dentomaxilofacial. O desenvolvimento desta nova 
tecnologia contribuiu para a Odontologia na reprodução da imagem tridimensional dos 
tecidos mineralizados maxilofaciais, com mínima distorção e dose de radiação 
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significantemente reduzida em comparação à TC tradicional (SCARFE; FARMAN; 
SUKOVIC, 2006). 
 Os primeiros relatos sobre a tomografia computadorizada de feixe cônico para uso 
na Odontologia ocorreram no final da década de noventa. O pioneirismo desta tecnologia 
pertence aos italianos Mozzo et al., da Universidade de Verona, que em 1998 
apresentaram os resultados preliminares de um novo aparelho de TC volumétrica para 
imagens odontológicas, baseado na técnica do feixe em forma de cone (cone-beam 
technique), batizado como NewTom-9000. Os autores relataram alta acurácia das 
imagens assim como uma dose de radiação equivalente a 1/6 da liberada pela TC 
tradicional. Anteriormente, a técnica do feixe cônico era utilizada para propósitos distintos: 
radioterapia, imagiologia vascular e microtomografia de pequenos espécimes com 
aplicabilidade biomédica ou industrial.  
 Um grupo de professores japoneses e finlandeses de Radiologia Odontológica 
apresentou em 1999 outro aparelho com tecnologia e recursos muito semelhantes ao 
tomógrafo italiano (ARAI et al., 1999). O tomógrafo, denominado Ortho-CT, consistia do 
aparelho convencional de radiografia panorâmica, de origem finlandesa, Scanora, com a 
película radiográfica substituída por um intensificador de imagem (detector). A tecnologia 
foi aperfeiçoada ao longo de poucos anos, a um custo bem mais acessível em 
comparação à TC tradicional (GARIB et al., 2007). 
 O aparelho de TCFC é compacto e assemelha-se ao aparelho de radiografia 
panorâmica. Geralmente o paciente é posicionado sentado, mas em alguns aparelhos 
acomoda-se o paciente deitado. Sua estrutura apresenta dois componentes principais, 
posicionados em extremos opostos da cabeça do paciente: a fonte ou tubo de raios-X, 
que emite um feixe em forma de cone, e um detector de raios-X (figura 3). O sistema 
tubo-detector realiza somente um giro de 360 graus em torno da cabeça do paciente e, 
geralmente a cada 1 grau, o aparelho adquire uma imagem base da cabeça do paciente, 
muito semelhante a uma telerradiografia, sob diferentes ângulos ou perspectivas 
(YAMAMOTO et al., 2003; SCARFE; FARMAN; SUKOVIC, 2006). Ao término do exame, 
essa sequência de imagens é reconstruída para gerar a imagem volumétrica em 3D, por 
meio de um software específico com um sofisticado programa de algoritmos, instalado em 
um computador convencional acoplado ao tomógrafo. O tempo de exame pode variar de 
10 a 70 segundos (uma volta completa do sistema), porém o tempo de exposição efetiva 
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 Para a tecnologia dos TCFC existem 2 tipos de sensores: intensificador de imagem 
e o flat panel. A primeira geração de tomógrafos cone beam utilizava o sistema 
intensificador de imagem de 8 bits. Com a evolução dos aparelhos, o sensor flat panel 
passou a ser mais utilizado pelas vantagens que oferece, uma vez que produz imagens 
livres de distorções e com menor ruído, não sendo sensíveis a campos magnéticos e não 
precisando de calibração frequente. Atualmente os sensores flat panel possuem de 12 a 
16 bits. Quanto maior a quantidade de bits de uma imagem, maior a quantidade de tons 
de cinza (BUENO et al., 2007). 
 Os tomógrafos computadorizados de feixe cônico possuem características próprias 
e diferem quanto ao tipo de sensor, tamanho do campo de visão (Field Of View - FOV), 
resolução e software. Desta forma, pode-se classificar os tomógrafos computadorizados 
de feixe cônico pelo tamanho de seu FOV, sendo subdivididos em aparelhos de pequeno 
volume, aparelhos de grande volume e, aparelhos de grande e pequeno volume. Os 
aparelhos de pequeno volume possuem um FOV de até 8x8 cm. A vantagem deste 
modelo é poder avaliar apenas as regiões de interesse, em alta resolução, sem expor o 
paciente à radiação em áreas sem interesse, de forma desnecessária. Na eventual 
necessidade de um campo maior de imagem, dois ou mais volumes podem ser adquiridos 
para complementar o exame. O pequeno volume é a escolha adequada nos casos em 
que a alta resolução se faz necessária como a endodontia, reabsorções, implantes de 
alguns elementos, ATM e patologias. Aparelhos de grande volume adquirem um volume 
de imagem maior que 8x8 cm, geralmente 12x12 cm a 18x22 cm. Eles possuem maior 
dose de radiação e qualidade de imagem inferior aos de pequeno volume. Vale ressaltar 
que a dose de radiação é superior à de pequeno volume, porém muito inferior a TC. As 
tomografias de grande volume podem gerar reconstruções multiplanares com visões 
tridimensionais e bidimensionais, como telerradiografias lateral, frontal, axial, radiografias 
panorâmicas virtualmente sem distorções. Estes aspectos auxiliam especialidades em 
que uma grande área precisa ser analisada, como implantes múltiplos, grandes 
patologias, ortodontia e traumatologia. No tocante aos aparelhos de grande e pequeno 
volume, diferentes gerações de tomógrafos estão sendo desenvolvidas com o intuito de 
unificar grande e pequeno volume. A dose de radiação de um exame cone beam 
dependerá da marca e do modelo do aparelho, configurações de kiloVoltagem (kV), 
miliAmperagem (mA), tempo de exposição e abrangência do volume do exame (MOZZO 
et al., 1998; SCARFE; FARMAN; SUKOVIC, 2006; BUENO et al., 2007). 
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 A TCFC usa um detector retangular ou redondo, que permite uma única rotação do 
gantry para gerar uma varredura de toda a região de interesse (ROI). O FOV determinado 
pela área de interesse é principalmente dependente do tamanho do detector, geometria 
do feixe de projeção e colimação selecionada quando disponíveis. As imagens primárias 
capturadas durante uma varredura TCFC são compostas por uma sequência de projeções 
de imagens bidimensionais que são conhecidas como projeção de dados, dados brutos, 
projeções de base ou quadros de base. Projeção de dados geralmente não são vistas 
diretamente, exceto em algumas circunstâncias, como auxiliares para o posicionamento 
do paciente, para calibrações técnicas e para fins de ajustes. Projeção de dados são 
rapidamente reconstruídas em que constitui o resultado real da TCFC - conjunto de dados 
volumétricos - e nunca são usadas como um formato de exibição. O número de imagens 
que inclui a projeção do conjunto de dados varia, dependendo do sistema, e este número 
é determinado tanto pelo número de quadros quanto pelo ciclo de exposição. Quanto 
maior o número de quadros, mais informações disponíveis para construir a imagem e o 
sinal do ruído de fatias individuais também é diminuído. Nas unidades que TCFC tem um 
gerador de impulso, o número de projeção de imagens obtidas correspondem à exposição 
de radiação para o paciente. O número de reconstruções varia dependendo dos 
parâmetros de aquisição (tamanho do voxel, FOV, número de projeções), hardware 
(velocidade de processamento, transferência de dados a partir de algoritmos de 
aquisição) e software (algoritmos de reconstrução) utilizados. A reconstrução deve ser 
realizada em um tempo aceitável (menos de 5 minutos) para contemplar o fluxo de 
pacientes (FARMAN e SCARFE, 2009). 
 Os cortes axiais são selecionados pelo operador em uma visão lateral da cabeça, 
semelhante ao scout, e são considerados reconstruções primárias ou diretas. Cada corte 
contíguo pode apresentar uma espessura mínima inferior a 1 mm. A partir do corte axial, 
obtêm-se as reconstruções secundárias, incluindo as reconstruções coronais, sagitais, os 
cortes perpendiculares ao contorno dos arcos dentários (ortorradiais ou trans-axiais), as 
reconstruções em 3D e as imagens convencionais bidimensionais. Sobre todas essas 
imagens, o software ainda permite a realização de mensurações digitais lineares e 
angulares, assim como colorir estruturas de interesse como o canal mandibular (GARIB et 
al., 2007). 
 O volume total da área escaneada apresenta um formato cilíndrico, de tamanho 
variável, de acordo com a marca do aparelho, e compõe-se unitariamente pelo voxel. Na 
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TCFC, o voxel é isométrico, ou seja, apresenta altura, largura e profundidade de iguais 
dimensões (FARMAN e SCARFE, 2006). Cada lado do voxel apresenta dimensão 
submilimétrica (menor que 1 mm, geralmente de 0,119 a 0,4 mm) e, portanto, a imagem 
de TC apresenta muito boa resolução. Por esta razão, os poucos estudos na área de 
validação da TC volumétrica para análises qualitativas e quantitativas mostraram uma alta 
acurácia da imagem (MOZZO et al., 1998; KOBAYASHI et al., 2004; HILGERS et al., 
2005; MARMULLA et al., 2005; MISCH; YI; SARMENT, 2006), além de boa nitidez. A 
imagem da TCFC diferencia esmalte, dentina, cavidade pulpar e cortical alveolar 
(HASHIMOTO, 2003). Os artefatos produzidos por restaurações metálicas são bem 
menos significantes que na TC tradicional (HOLBERG et al., 2005). 
 A dose de radiação real da TCFC varia de acordo com a marca comercial do 
aparelho e com as especificações técnicas selecionadas durante a tomada, tais como, 
FOV, tempo de exposição, mA e kV (LUDLOW et al., 2006). Porém, de um modo geral, 
ela mostra-se significantemente reduzida em comparação à tomografia computadorizada 
tradicional (MOZZO et al., 1998; SCHULZE et al., 2004; SCARFE; FARMAN; SUKOVIC, 
2006). A dose de radiação da TCFC, quando comparada às radiografias convencionais, 
apresenta-se similar à do exame periapical da boca toda (HATCHER e ABOUDARA, 
2004) ou equivale a aproximadamente 4 a 15 vezes a dose de uma radiografia 
panorâmica (SCARFE; FARMAN; SUKOVIC, 2006). 
 De outra forma, em comparação a uma radiografia convencional, o potencial do 
exame de tomografia computadorizada em prover informações complementares é muito 
superior. Com um exame de TCFC, complementarmente podem-se obter reconstruções 
de todas as tomadas radiográficas convencionais odontológicas (panorâmica, PA, 
telerradiografia em norma lateral, periapicais, bite-wings e oclusais) somadas às 
informações ímpares fornecidas pelas reconstruções multiplanares e em 3D. As imagens 
podem também ser enviadas para prototipagem, obtendo-se um modelo da região 
escaneada em material siliconado (GARIB et al., 2007). 
2.3. TECIDO ÓSSEO 
 O tecido ósseo é um composto altamente ordenado de matriz orgânica e mineral 
inorgânico. A matriz óssea, chamada osteóide antes da mineralização, é um conjunto de 
fibras colágenas embebidas em substância fundamental. Este tecido é uma importante 
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reserva mineral que tem como função o suporte, a proteção e a locomoção do corpo 
humano. Seu metabolismo é controlado sistemicamente por meio de hormônios e por 
influência direta das forças mecânicas e piezoelétricas, capazes de regenerar defeitos 
ósseos locais. É constituído por cerca de 65% de matriz mineral (hidroxiapatita), 25% de 
matriz orgânica (proteínas) e 10% de água. A fase orgânica é constituída principalmente 
por colágeno, proteoglicanos de pequeno peso molecular e proteínas não colágenas. Seu 
arranjo macroscópico é caracterizado por uma densa camada externa de osso compacto 
que envolve um interstício medular (ROBERTS e GARETTO, 2006). 
 O tecido ósseo apresenta dois tipos macroscópicos, osso compacto e o osso 
trabecular ou esponjoso. O primeiro, também chamado de osso cortical, se encontra na 
periferia dos ossos e corresponde a aproximadamente 80% de toda massa esquelética. 
Por sua vez o tecido ósseo trabecular possui uma rede de trabéculas e espaços 
intercomunicantes, de localização mais central, denominada cavidade medular, que abriga 
a medula óssea e corresponde a 20% da massa esquelética. A proporção do osso cortical 
e trabecular varia nos diferentes ossos do esqueleto. O osso trabecular, mais concentrado 
nas vértebras, pélvis e outros ossos chatos. O cortical cobre o trabecular e ocupa a maior 
parte redonda e larga dos ossos longos. O osso trabecular é metabolicamente mais ativo 
que o osso cortical provavelmente por sua proporção volume-superfície (VAANANEN, 
1993; LEMOS et al., 1994). 
 Para manter a estrutura óssea normal é necessária uma quantidade suficiente de 
proteínas e minerais e três diferentes tipos de células relacionadas com o metabolismo 
ósseo: osteoblastos, osteócitos e osteoclastos. Os osteoblastos estão relacionados com a 
osteogênese, e estão localizados, geralmente, em duas áreas próximas à superfície 
óssea, endósteo e periósteo, nas quais depositam a matriz. Quando os osteoblastos 
tornam-se envolvidos por matriz secretada, eles transformam-se em osteócitos, que se 
comunicam entre si através de uma fina rede de canalículos por entre a matriz. Por sua 
vez, os osteoclastos pertencem à família de células gigantes especializadas em quebrar a 
matriz óssea. Na ativação da reabsorção osteoclástica ocorre à aderência na superfície 
óssea e produção de lacunas, estas chamadas lacunas de Howship. Os osteoclastos são 
móveis e possibilitam a formação de ranhuras na superfície óssea (VAANANEN, 1993; 
ROBERTS e GARETTO, 2006). 
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 As superfícies externas e internas dos ossos são revestidas respectivamente pelo 
periósteo e endósteo. O periósteo constitui uma membrana de grande importância para a 
integridade dos ossos e apresenta região periférica de tecido fibroso denso e, 
internamente, a medula óssea, que é vascularizada e contém fibroblastos e osteoblastos 
com função de nutrição e produção óssea. Em diversos processos patológicos nos quais 
há enfraquecimento ou perda óssea cortical, o periósteo responde com neoformação 
óssea subperióstea de formas diferentes, configurando a reação periosteal. O endósteo 
reveste internamente o osso compacto e se confronta com a cavidade medular e as 
trabéculas do osso esponjoso são apenas uma camada unicelular espessa e consiste em 
células osteoprogenitoras, que podem se diferenciar em células produtoras de matriz 
óssea, osteoblastos e células de revestimento ósseo (LEMOS et al., 1994). 
 A matriz orgânica fornece suporte estrutural para o esqueleto e, por meio da ação 
coordenada dos osteoblastos e osteoclastos, serve como reservatório de íons e fatores de 
crescimento que podem ser liberados conforme a demanda metabólica (COTRAN; 
KUMAR; COLLINS, 2000). A fase inorgânica da matriz óssea, também conhecida como 
fase mineral do osso, é composta principalmente por cálcio, fosfato e, em menor 
quantidade, bicarbonato, magnésio, potássio, sódio e citrato. O cálcio e o fósforo são 
encontrados na forma de cristais de hidroxiapatita, que têm forma alongada e hexagonal e 
são ligados às fibras colágenas, estando distribuídas na substância fundamental amorfa. 
A dureza do tecido ósseo resulta portanto do arranjo peculiar entre hidroxiapatita e 
colágeno. Em virtude do seu conteúdo mineral, o osso serve como local de 
armazenamento para cálcio e fosfato. Estes podem ser mobilizados da matriz óssea e 
captados pelo sangue, quando há necessidade, para manter os níveis apropriados em 
todo o organismo. Dessa maneira, além de ter função de suporte e de proteção, o osso 
desempenha um importante papel secundário na regulação homeostática de níveis 
sanguíneos de cálcio (COTRAN; KUMAR; COLLINS, 2000; ROSS e PAWLINA, 2006). 
 Para manter adequadamente a homeostasia mineral do osso, o esqueleto é 
continuamente destruído e reconstruído, por um processo denominado remodelação ou 
remanejamento ósseo, que acontece durante toda a vida. Este mecanismo é responsável 
pela reposição do osso imaturo, danificado ou velho por novo osso lamelar. O crescimento 
e a remodelação são obtidos através de reabsorção e neoformação, processos esses 
mais evidentes e intensos durante o crescimento (WATTS, 1999). O processo de 
remodelação atinge seu auge entre 30 e 40 anos, quando se estabelece o equilíbrio entre 
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as taxas de reabsorção e neoformação óssea, observando-se a partir daí, predomínio 
progressivo de reabsorção óssea (LEMOS et al., 1994; MUNDY, 1999). 
 O esqueleto tem funções mecânicas e dinâmicas fundamentais no corpo. Estas 
funções são responsáveis pela sustentação da massa corporal, proteção das solicitações 
externas, locomoção, além de repositor de cálcio e de células. Pode-se considerar o 
esqueleto com um sistema mecânico que suporta cargas e é submetido a um conjunto 
complexo de forças que causam deformações em suas partes. Algumas características 
ósseas como densidade e resistência mecânica são importantes para avaliação do tecido 
ósseo (LIND et al., 2001). 
 Vários fatores, incluíndo o turnover ósseo, a microarquitetura óssea, a 
mineralização, os pequenos danos ao tecido ósseo e a estrutura colagenosa e mineral 
contribuem para a força do osso, demonstrando a natureza multifatorial da força óssea 
(FRIEDMAN, 2006). Além das propriedades mecânicas e dos marcadores bioquímicos de 
turnover ósseo, na avaliação da qualidade óssea deverá ser considerada também a 
densidade óssea. 
2.3.1. Qualidade óssea 
 A qualidade óssea é um termo que se refere a propriedades mecânicas, 
arquitetura, grau de mineralização da matriz óssea, química e estrutura dos cristais 
minerais, tão bem como as propriedades de remodelação do osso (SHAPURIAN et al., 
2006). Ossos esponjosos são 50 a 80% mais fracos que os mais densos. A região anterior 
da mandíbula possui maior densidade óssea do que a da maxila. A região posterior da 
mandíbula tem densidade óssea menor do que a região anterior. A menor densidade 
mineral bucal está na área posterior da maxila (MISCH, 2007). 
2.3.2. Técnicas para determinação da qualidade óssea 
 Diferentes métodos têm sido empregados no estudo do padrão do tecido ósseo na 
cavidade oral, tais como medidas densitométricas através de radiografias periapicais e 
panorâmicas. Assim como métodos mais avançados como a absorciometria (DEXA), a 
tomografia computadorizada tradicional e a tomografia computadorizada de feixe cônico 
também tem sido utilizadas (LINDH; OBRANT; PETERSSON, 2004). 
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 Misch (2007) classificou 5 grupos de densidade óssea, independente da região da 
arcada dentária, baseado em características macroscópicas da cortical e do trabeculado 
ósseo. A descrição macroscópica da densidade óssea, segundo a citada classificação, 
para o osso D1 é primeiramente um osso cortical denso. O osso D2 vai do denso ao 
cortical poroso na crista e dentro do osso trabecular grosseiro. O D3 possui uma crista 
cortical porosa mais fina e osso trabecular delgado. O D4 quase não possui osso cortical 
na crista e o osso trabecular delgado compõe quase todo o volume do osso. Um osso 
muito macio, com mineralização incompleta, pode ser observado no D5, geralmente 
descrito como a de um osso imaturo. A densidade óssea pode ser determinada pelo 
senso tátil durante procedimentos cirúrgicos, localização geral ou avaliação radiológica. 
 A densidade óssea pode ser estimada através da avaliação por radiografias dentais 
convencionais como periapicais e panorâmicas, além de estudos laterais cefalométricos 
(MCGIVNEY et al., 1968). Entretanto, as radiografias periapicais e panorâmica não são 
ideais para determinar a densidade óssea porque as placas corticais laterais obscurecem 
a densidade do osso trabecular. Além disso, as mudanças mais súbitas do osso de 
densidade D2 para o osso de densidade D3 não podem ser quantificadas nestas 
radiografias (MISCH, 2007). 
 De acordo com Oliveira et al. (2006), estudos que utilizaram aparelhos de raios X 
odontológicos discutem sobre possíveis variações no tempo de exposição, kV e mA em 
diferentes tomadas radiográficas, mesmo quando realizadas em um mesmo aparelho com 
as mesmas calibrações, o que pode afetar os resultados finais da densidade óssea. 
 A Dual-Energy X-ray Absorptiometry (DEXA) e a peripheral Dual-Energy X-ray 
Absorptiometry (pDEXA) são as técnicas mais empregadas para a avaliação da 
densidade mineral óssea (DMO), principalmente em virtude da baixa radiação, alta 
precisão, boa sensibilidade, especificidade e capacidade de avaliar tanto ossos do 
esqueleto axial quanto apendicular, fornecendo valores absolutos de DMO por unidade de 
área projetada, em g/cm2. Os dois feixes de energia são emitidos a partir de uma fonte de 
raios X, possibilitando a correção da atenuação produzida pelos tecidos moles (gordura, 
água, músculos, órgãos viscerais), os quais atenuam a energia de forma diferente do 
tecido ósseo (BOUXSEIN, 2005). 
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 Diversos estudos relataram a potencial aplicação dos parâmetros da estrutura 
óssea comumente utilizados em microscopia e micro-TC. Embora as evidências relativas 
a precisão e a estabilidade desses parâmetros ainda sejam limitadas, alguns parâmetros 
mostraram potencial para aplicações clínicas. De Oliveira et al. em 2015 identificaram 
quatro características da microarquitetura do tecido ósseo por micro-TC em sítios ósseos 
de implantes dentários, que podem ser aplicáveis na avaliação clínica da qualidade 
óssea, incluindo (1) arquitetura óssea trabecular 3D, (2) relação superfície óssea (SO) / 
volume ósseo (VO) expressando densidade óssea, (3) volume ou quantidade de osso e 
(4) espaçamento entre trabéculas e espaços de medula óssea. Para estimar a quantidade 
e a dispersão do osso dentro de uma região óssea, utiliza-se o VO e a SO, normalizados 
para o volume total da região de interesse. Estes parâmetros são complementares, por 
exemplo, um pedaço homogéneo de osso terá um VO alto mas um baixo valor de SO, 
uma vez que apenas a superfície exterior contribui para o SO, enquanto que uma rede de 
osso trabecular terá um valor SO relativamente mais elevado para um dado VO. VO e SO 
são facilmente interpretáveis e estão entre os parâmetros ósseos alternativos mais viáveis 
para medir imagens de TCFC. Ainda assim, quando comparados com os padrões ouro de 
alta resolução, como micro-TC e histologia, as imagens de TCFC são muito mais 
embaçadas, levando a uma superestimação consistente do VO devido à média parcial do 
volume e uma subestimação do SO devido à perda de estruturas finas. Além disso, a 
relevância clínica da VO e da SO é limitada, pois não refletem a verdadeira estrutura 
óssea (PAUWELS et al., 2015b). 
 A tomografia computadorizada produz imagens axiais da anatomia do paciente, 
perpendicular ao longo eixo do corpo. Cada imagem axial de tomografia computadorizada 
tem 260.000 pixels, e cada pixel tem um valor de HU relacionado à densidade dos 
tecidos. Em geral, quanto maior o valor na TC, mais denso é o tecido. A classificação da 
densidade óssea segundo Misch, 2007, pode ser avaliada nas imagens de TC pela 
correlação com as Unidades Hounsfield (quadro 1). 
 Por sua vez, a análise fractal é um método que tem sido utilizado para avaliar e 
quantificar a estrutura trabecular óssea para a detecção de mudanças ósseas associadas 
com patologias periapicais (CHEN et al., 2005), doença periodontal (UPDIKE e 
NOWZARI, 2008), cirurgia óssea, diagnóstico da osteoporose ou câncer de mama (BAKSI 
e FIDLER, 2011) e doenças sistêmicas (ERGUN et al., 2009). Vários métodos para 
calcular a DF foram propostos, como o método de contar caixas sendo o mais 
frequentemente usado na Radiologia Odontológica (CHEN et al., 2005). 
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Quadro 1 Fonte: MISCH, C. E. Prótese sobre implantes. Editora Santos: São Paulo, 2007.  
 Categorização da densidade mineral óssea segundo seus valores de HU obtidos em 
imagens de TC. 
2.3.3. Fatores que influenciam a determinação da qualidade óssea em TCFC 
 Não existe um consenso sobre a definição da qualidade óssea, mas, em geral, 
abrange múltiplos aspectos da fisiologia óssea, o grau de mineralização, a morfologia e o 
tipo de padrão trabecular. Ao avaliar ou classificar a densidade do osso, os  valores de 
cinza quantitativos (GVs) obtidos a partir de imagens de TC são quantificados como 
unidades Hounsfield. Isto implica que, para cada voxel de imagem, um valor unitário de 
Hounsfield baseado no material dentro daquele voxel precisa ser determinado durante a 
reconstrução da imagem. Unidades Hounsfield são definidas como transformações 
lineares dos coeficientes de atenuação de raios X medidos de um material com referência 
à água (PAUWELS et al., 2015c). 
  
 O uso de medidas de densidade óssea utilizando o TCFC para aplicações clínicas 
é uma tarefa precisa, exigindo alta estabilidade e confiabilidade dos GVs e uma 
correlação consistente entre GV e densidade. Várias questões estão associadas ao uso 
de valores unitários de Hounsfield na TCFC. Estas questões relacionam-se com a 
geometria de TCFC de campo limitado, princípios básicos de física de radiação e os 
pressupostos e limitações dos algoritmos de reconstrução usados (PAUWELS et al., 
2015c). 
 A geometria do feixe em leque na TC permite que a radiação secundária seja 
oriunda de apenas uma fatia fina de volume do tecido, enquanto na TCFC, o formato do 
feixe em cone expande a radiação secundária abrangendo todo o volume. Isto degrada a 
imagem e promove imprecisão nos cálculos dos valores de HU (GOODSITT et al., 2006; 
Tipo ósseo e valores de densidade mineral óssea em HU
Osso tipo D1 > 1.250 HU
Osso tipo D2 de 850 a 1.250 HU
Osso tipo D3 de 350 a 850 HU
Osso tipo D4 de 150 a 350 HU
Osso tipo D5 < 150 HU
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ORTH; MICHAEL; WALLACE, 2008; MAH; REEVES; MCDAVID, 2010). O ângulo do cone 
também contribui para a formação de maior dispersão do feixe primário, principalmente 
por este tornar-se mais divergente na periferia. A angulação do cone favorece o 
aparecimento de artefatos, os quais também interferem na degradação da imagem e 
consequentemente na obtenção dos valores de HU (SIEWERDSEN e JAFFRAY, 2001). A 
aplicabilidade da HU na TCFC é avaliada em condições “perfeitas”, com a região avaliada 
centrada no FOV. No entanto a uniformidade dos GVs no plano axial é uma das principais 
questões associadas à geometria limitada do feixe cônico do FOV, e grandes diferenças 
entre os GVs centrais e periféricos podem ocorrer (PAUWELS et al., 2015c). 
 Katsumata et al. (2007) analisaram a influência dos artefatos nos dados de 
projeção relacionados com a descontinuidade da imagem em tomografia de feixe cônico. 
As amostras utilizadas foram posicionadas em um recipiente com água distribuídas da 
seguinte maneira: uma mandíbula e uma vértebra, uma mandíbula, uma hemi-mandíbula 
e uma vértebra, e uma hemi-mandíbula. Dois tomógrafos de feixe cônico foram utilizados, 
o 3DX Accuitomo ll e o GE 3 DX FPD, que apresentam sensores diferentes. Também foi 
utilizada uma TC no experimento. O valor médio dos coeficientes de HU foi medido em 
cada corte axial nas regiões de interesse (ROI) na TC. As imagens foram transformadas 
em uma escala de cinza utilizando-se o software Adobe Photoshop, o que permitiu que os 
tamanhos dos pixels fossem equivalentes. Após, foram comparados os valores de cinza 
com o HU das imagens. Os resultados mostraram que os efeitos dos artefatos 
aumentaram à medida que mais objetos foram colocados fora da área do FOV. O 
tomógrafo que registrou um menor número de artefatos apresentados foi o GE 3 DX FPD. 
O tomógrafo utilizando detector de superfície resultou em menos artefatos que o 
tomógrafo usando um intensificador de imagem. Na imagem de TCFC, estruturas de 
tecido duro fora do local da imagem reconstruída causam a descontinuidade na projeção 
de dados. Os efeitos resultantes afetam a fidelidade da imagem e podem ser 
caracterizados com áreas de variável densidade. Este fenômeno é descrito como artefato 
de banda radiante e se localiza perto da borda do FOV, é causado pela saturação do 
sistema de detector como um intensificador de imagem. Este artefato pode aparecer 
como um defeito ou deformidade da imagem. Com a TC, os valores de absorção dos 
raios X no tecido podem ser acuradamente medidos com a escala Hounsfield padrão. Em 
sistemas de TCFC designados com grande volume do FOV, grande tamanho de 
detectores e uma alta energia dos raios X, a influência dos artefatos em relação à TCFC 
de limitado volume pode ser pequena e a aplicação da HU é possível. Em imagens de 
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TCFC de limitado volume, com rotação de 360° para aquisição de dados, inevitavelmente 
o feixe de raios X passa através de tecidos duros fora do FOV. A projeção de dados 
descontínuos causados por esta sobreposição pode afetar a densidade das imagens. 
 As propriedades dos aparelhos de TCFC são baixa kV e mA, grande dispersão da 
radiação, limitada área de detectores de raios X e geometria do feixe de raios X em forma 
de cone (SIEWERDSEN e JAFFRAY, 2001; ORTH; MICHAEL; WALLACE, 2008; MAH; 
REEVES; MCDAVID, 2010; NACKAERTS et al., 2011; SCARFE et al., 2012). A baixa kV 
proporciona um menor comprimento de onda dos raios X, uma menor energia de 
aceleração dos elétrons, um menor poder de penetração do feixe de radiação e 
consequentemente uma menor qualidade do feixe de radiação. A baixa mA faz com que o 
número de elétrons disponíveis seja menor. A dispersão ou espalhamento é a radiação de 
baixa energia gerada no paciente durante a aquisição das imagens não imputáveis ao 
feixe primário. Desta forma, esta radiação de baixa energia sensibiliza de maneira 
ineficiente os detectores, provocando uma degradação da imagem e, consequentemente, 
erros no cálculo dos valores de HU. Na obtenção do cálculo dos valores de HU, é 
importante que se tenham fótons com alta energia e em número suficiente para 
atravessar o objeto com a menor formação de radiação secundária. Ao contrário da 
TCFC, a TC apresenta um valor de kV e mA mais alto (GOODSITT et al., 2006; ORTH; 
MICHAEL; WALLACE, 2008; MAH; REEVES; MCDAVID, 2010). 
 Diversos estudos, descritos abaixo, avaliaram a relação entre os valores de cinza 
(voxel) da TCFC e HU. Parsa et al., em 2012, ao avaliarem a confiabilidade das medidas 
do valores de cinza (voxel) na TCFC, usando as HU derivadas de TC multislice como 
referência clínica, concluíram que os valores de cinza da TCFC desviam-se das unidades 
HU reais, apesar de existir uma forte correlação linear que pode permitir derivar unidades 
HU reais da TCFC usando modelos de regressão linear. 
 Em um estudo comparativo in vitro entre TCFC e TC multislice, Cassetta et al., em 
2014, encontraram diferenças estatisticamente significativas entre os valores de cinza 
(TCFC) e as HU (TC multislice). Entretanto, encontraram que os coeficientes de 
correlação de Pearson e r de Pearson demonstraram uma correlação linear 
estatisticamente significante entre os mesmos valores. 
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 Patrick et al., em 2017, ao comparar o valor de cinza e o valor de HU de estruturas 
hipodensas e hiperdensas na TCFC e TC multislice, respectivamente, encontraram que os 
valores de cinza para estruturas hipodensas em TCFC de grande volume assemelhava-se 
aos valores de HU. Entretanto, diferença estatisticamente significativa nos valores de 
cinza para todas as estruturas hiperdensas na TCFC quando comparado aos valores de 
HU das TC multislice. 
 Vários estudos mostraram mudanças nos GVs devido à quantidade de massa 
dentro do FOV, bem como um efeito de objetos fora dele. Bryant et al. (2008) mostraram o 
efeito da massa total em uma fatia e da presença de uma massa assimétrica fora do FOV, 
embora a central (aproximadamente 70%) do FOV (de grande diâmetro) apresentasse GV 
estáveis para o modelo de TCFC avaliado. Nomura et al. (2013) mostraram grandes 
diferenças de GVs ao usar água e ar como materiais de base, com linhas de regressão de 
densidade GV também inclinadas de forma diferente. 
 Pauwels et al. (2013) mostraram uma baixa correlação unitária GV-Hounsfield para 
certas TCFCs de FOV pequeno ao escanear ar, polimetilmetacrilato e hidroxiapatita 
separadamente. Isso ocorreu devido ao deslocamento do histograma, que é uma técnica 
de reconstrução que otimiza o contraste da imagem, atribuindo GVs dependendo da 
quantidade e distribuição das densidades dentro do FOV. A presença de um objeto de alta 
densidade deslocará os GVs para a esquerda do histograma, isto é, GVs mais baixos. 
 A presença de uma massa assimétrica fora do FOV pode afetar o GV numérico, 
além de induzir um efeito de sombreamento. Katsumata et al. (2007) mostraram que a 
presença de objetos fora do FOV pode deslocar GVs em até 10%, mesmo depois que os 
GVs foram normalizados aos do osso para obter uma estimativa da densidade 
relativa. Nomura et al. (2013) demostraram um deslocamento mais leve de GV devido à 
presença de tecido duro (6 GV; máximo 9 GV) e metal dentro (15 GV; máximo 30 GV) e 
fora (13 GV; máximo 28 GV) do FOV.  
 Diferenças no GV devido ao tamanho do FOV, além de possíveis diferenças na 
dispersão e na reconstrução, podem ser atribuídas à quantidade variável de endo e exo-
massa para os FOVs de pequeno e grande diâmetro. Katsumata et al. (2009) mostraram 
GV inconsistentes entre diferentes FOVs, com diferenças de até 374 GV. Eles mostraram 
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uma variabilidade GV reduzida para FOVs maiores. Por outro lado, Molteni 
em 2013 notou artefatos reduzidos para FOVs menores. 
 Yoo e Yin (2006) mencionaram que os valores de HU em TCFC não são válidos 
devido à dispersão dos raios X e aos artefatos, portanto, correlacionar a DMO com os 
valores de HU em TCFC não é o método ideal. Além disso, a dispersão e os artefatos em 
TCFC são piores ao redor dos tecidos não homogêneos com redução nos valores de HU 
acima de 200. Foi constatado que a HU em TCFC não é um método correto para avaliar a 
qualidade óssea. O endurecimento do feixe de raios X é um fenômeno resultante do 
aumento da média de energia do feixe quando este passa através de um objeto. Devido a 
este fenômeno, a HU de certas estruturas como o tecido mole e osso se alteram. Isto 
confirma que a utilização da TCFC para avaliação da qualidade óssea não é acurada ou 
confiável devido à falta de padronização dos parâmetros, necessitando de outros métodos 
para aferir a qualidade óssea. 
 A imagem volumétrica proporciona uma oportunidade para medir a densidade 
óssea sem a interferência de tecidos adjacentes que ocorre nas radiografias. A TC 
tradicional é bem calibrada e pode descrever a reprodutibilidade da densidade interna em 
HU. Entretanto, quando se mede densidade de tecidos em aparelhos de baixo volume 
(TCFC), existe uma grande variação nestes valores dentro do mesmo tecido. Observou-
se que a reprodutibilidade do local da densidade de referência foi crítica nestes 
equipamentos (SARKIS; NOUJEIM; NUMMIKOSKI, 2007). 
 Em vários estudos, foi feita uma tentativa de calibrar GVs ao longo de uma unidade 
Hounsfield ou escala de densidade ou para corrigir discrepâncias causadas por falta de 
uniformidade. Embora os resultados muitas vezes pareçam promissores, uma limitação 
comum é que essas abordagens foram validadas usando os próprios dados dos quais 
foram derivadas e provavelmente não se aplicam a outros modelos de TCFC ou 
condições de exposição variáveis (PAUWELS et al., 2015c). 
 Naitoh et al. (2010) usaram um bloco de referência para estimar a DMO a partir da 
TCFC, que desviava de 1 a 123 mg/cm (média, 38 mg/cm) dos valores derivados da 
MDCT. Oitenta e quatro por cento dos sítios ósseos foram corretamente classificados 
como estando acima ou abaixo de 200 mg/cm usando o bloco de referência. Todas, 
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exceto uma das classificações errôneas, foram super estimativas da DMO, indicando que 
um ajuste da linha de regressão pode ser justificado. 
 Plachtovics et al. (2014) propuseram uma aquisição por sobreposição de dupla 
exposição, consistindo em duas exposições consecutivas (ou simultâneas) de rotação 
completa com um número relativamente baixo de projeções. Em comparação com 
protocolos de rotação única, o protocolo de dupla exposição mostrou uma melhora na 
uniformidade do GV em todo o plano axial, exceto na borda do FOV. O benefício potencial 
deste tipo de exposição em termos de qualidade geral da imagem e precisão GV justifica 
uma investigação mais aprofundada. 
2.4. FRACTAL 
 O nome fractal é derivado da palavra fractus do latim, significando ‘fração’, 
‘fragmento’, ‘irregular’ ou ‘fragmentado’ e foi inicialmente denominado dessa maneira por 
Mandelbrot (1963). 
 Um fractal, tecnicamente, é um objeto que apresenta invariância na sua forma à 
medida em que a escala, sob a qual o mesmo é analisado, é alterada, mantendo-se a sua 
estrutura idêntica à original. Isto não é o que ocorre, por exemplo, com uma 
circunferência, que parece reduzir a sua curvatura à medida em que ampliamos uma das 
suas partes (ASSIS et al., 2008). 
2.4.1. Conceitos de Geometria Fractal e Análise da Dimensão Fractal 
 A Dimensão Fractal é uma das características de estruturas complexas que não 
podem ser calculadas pela matemática euclidiana. Estas estruturas complexas possuem 
características específicas que as definem e distinguem de outras formas, os fractais 
(Lopes e Betrouni, 2009). 
 As estruturas denominadas fractais apresentam as seguintes propriedades 
fundamentais: auto-semelhança em diferentes níveis de escala, sua complexidade infinita 
e a DF (GULICK, 1992). A Geometria Fractal surge como uma nova geometria para uma 
melhor classificação e estudo mais preciso dos fractais (BACKES, 2006). 
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fractal matematicamente definido, dispõe-se de um número infinito de procedimentos a 
serem executados, gerando-se assim uma estrutura infinitamente complexa (ASSIS et al., 
2008). 
 Outra particularidade dos fractais é relacionada à sua dimensão. Ao contrário do 
que ocorre na Geometria Euclidiana, não é necessariamente um valor inteiro. Nela, um 
ponto possui dimensão zero, uma linha possui dimensão um, uma superfície possui 
dimensão dois e um volume possui dimensão três. No caso da DF, ela é uma quantidade 
fracionária, representando o grau de ocupação da estrutura no espaço que a contém, ou 
melhor, o grau de complexidade que a figura possui. Desta forma, a dimensão de uma 
curva fractal é um número que caracteriza a maneira na qual a medida do comprimento 
entre dois pontos aumenta proporcionalmente à diminuição da escala (FALCONER, 2003; 
ASSIS et al., 2008). 
 O diferencial da geometria fractal é a capacidade de descrever as formas 
irregulares ou fragmentadas de estruturas naturais, bem como outros objetos complexos, 
que a geometria euclidiana falha em analisar (LOPES e BETROUNI, 2009). Assim sendo, 
foi introduzida a noção de fractal que permite mensurar o grau de regularidade da 
estrutura examinada (MANDELBROT, 1977). 
 A utilização e a relevância da geometria fractal em análise de imagens médicas e 
odontológicas são explanadas pelo fato que a auto-semelhança não pode ser facilmente 
verificada em imagens de objetos biológicos com uma resolução finita. Na verdade, as 
imagens não são apenas espacialmente complexas, elas sempre exibem uma certa 
similaridade em diferentes escalas espaciais (BACKES, 2006; LOPES e BETROUNI, 
2009). 
 Backes e Bruno (2005), em estudo das Técnicas de Estimativa da DF, definiram os 
fractais como formas geométricas incapazes de serem classificadas nos moldes da 
geometria euclidiana, devido principalmente a três características fundamentais que os 
definem e distinguem de outras formas: auto-semelhança em diferentes níveis de escala, 
DF e sua complexidade infinita. Segundo os autores, das características que definem um 
fractal, a mais importante é a DF que consiste na representação do nível de irregularidade 
de um fractal. Isso faz com que a DF venha a obter valores fracionários, sendo que 
quanto maior a irregularidade de uma forma, maior é o valor da DF. Dentre os métodos 
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citados pelos autores para a obtenção da DF têm-se o método de Massa Raio, Análise 
intersecção Acumulativa, Dividers (Compass), Bouligand-Minkowski e BoxCounting, 
sendo este um dos métodos mais conhecidos e utilizados para estimar a DF de uma 
forma ou imagem devido à sua simplicidade e facilidade de implementação. Concluíram 
que os métodos BoxCounting e o Bouligand-Minkowski apresentam os melhores 
resultados, evidenciando a sua capacidade de aferir diferentes estruturas. 
 Hua et al. (2009) avaliaram a precisão da análise fractal e morfometria para 
avaliação da qualidade óssea. Embora a relevância clínica da avaliação pré-cirúrgica de 
densidade óssea da mandíbula tenha sido demonstrada, ainda não existe uma ferramenta 
clínica confiável e de fácil aplicação para essa avaliação. Sendo assim, a análise de 
textura (DF) pode ser útil, definindo a qualidade do tecido ósseo através de sua 
microarquitetura. Foram utilizadas dezenove amostras de osso mandibular com lesões 
ósseas artificiais ou descalcificação para simular a osteoporose. Antes e após o 
processamento das amostras, exames de TCFC e DEXA foram realizados. As imagens 
obtidas por TCFC foram usadas para calcular a DF média, a área e a DMO. A DMO foi 
obtida a partir do DEXA e definida como valor de referência para a qualidade óssea. A DF 
obtida com a TCFC foi significativamente relacionada com a DMO da DEXA da 
mandíbula. 
 Em revisão de literatura, Lopes e Betrouni (2009) citaram, em relação aos fractais 
em análises de imagens, a importância do diagnóstico preciso que integra dois processos: 
reconhecimento e percepção de padrões originais em imagens e identificação entre 
padrões percebidos e possíveis diagnósticos. Uma das características usadas neste 
processo é a textura, que consiste numa rica fonte de informações na análise de imagens 
em seres humanos. A geometria fractal oferece a capacidade de descrição e 
caracterização da complexidade das imagens e sua textura. A análise das imagens 
através da DF pode ser realizada por métodos como: caixa de contagem, onde cada 
algoritmo requer um engrenamento do sinal, uma formulação de probabilidade gerado em 
cada quadro e a estimativa da DF por um mínimo de quadrados lineares encaixados 
como última etapa. É o mais utilizado apesar de suas desvantagens, como binarização de 
sinal, construção de caixas vazias e efeito de grade. O movimento Browniano fracionário, 
é um modelo não estacionário e é freqüentemente usado para descrever um fenômeno 
aleatório. Portanto, a DF de uma função fractal Browniano é invariável a transformações. 
O método de medição da área utiliza elementos estruturantes (triângulo, erosão, 
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dilatação...) de várias escalas r e calcula a área A (r) da superfície da intensidade do sinal 
na escala r. A DF é obtida pela inclinação da melhor linha de ajustamento nos pontos (log 
(r), log (A (r))). Dentre as desvantagens da análise fractal está a descrição de objetos com 
um único valor fractal considerando que estes exibam um comportamento multifractais. 
 Sánchez e Uzcátegui (2011) realizaram uma revisão sistemática abordando as 
aplicações da geometria fractal em diferentes aspectos da prática odontológica. Os 
autores definiram ‘fractal’ (do latin, fractus que significa fratura) como a geometria que lida 
com as formas auto-semelhantes, diferentemente de outras geometrias como a euclidiana 
e cartesiana, e a DF como o parâmetro quantitativo que mede a complexidade. Existem 
métodos para se determinar o grau de complexidade usando a análise fractal através de 
radiografias e secções histológicas. Além disso, várias condições patológicas podem levar 
a alterações na complexidade de estruturas anatômicas que podem ser detectáveis com o 
uso dos parâmetros fractais. Em osso alveolar a análise fractal pode qualificar mudanças 
trabeculares após colocação de implantes, tratamentos endodônticos e alguns 
procedimentos cirúrgicos, além de também ter aplicações promissoras no diagnóstico de 
osteoporose e periodontite. Em relação a materiais, a DF possui um importante papel na 
avaliação de fraturas e tenacidade à fraturas para materiais frágeis. Através da 
caracterização da interface tecido conjuntivo-epitelial, os fractais podem ajudar no 
diagnóstico de lesões malignas e pré-malignas. 
 Huh et al. (2011) apresentaram um estudo com objetivo de determinar o tamanho 
ideal de caixa para DF do trabecular ósseo mandibular usando um método de contagem 
de caixa. Foram utilizadas imagens radiográficas digitais intra-orais obtidas do ângulo 
mandibular e regiões de molar, pré-molar e incisivos de 29 mandíbulas humanas secas. 
Quatro ROIs foram estabelecidas em locais anatômicos idênticos. Quatro parâmetros 
morfométricos foram calculados para caracterizar o osso trabecular: área óssea, 
comprimento de estrutura esquelética, média de comprimento do ramo, e espessura 
trabecular média. O tamanho ideal de caixa para o cálculo da DF do trabeculado ósseo 
mandibular utilizando-se o método de contagem de caixa foi entre 132 e 396 mm, sendo 
estes estreitamente relacionados com os parâmetros morfométricos. 
 Gaalaas et al. (2014) estudaram o uso de imagens de TCFC no cálculo de valores 
fractais em osso trabecular. Foram avaliadas 79 imagens tomográficas, sendo 
selecionados sete locais em cada uma: vista coronal em (1) lado direito e (2) lado 
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esquerdo da mandíbula; vistas coronais em (3) lado direito e (4) esquerdo da maxila; vista 
axial coronal (5) à direita e (6) através da maior largura do côndilo esquerdo e (7) um 
corte sagital através do corpo da segunda vertebral cervical. O cálculo da DF foi feito pelo 
método contagem de caixa e os valores foram analisados e classificados de acordo com o 
local e gênero. Os resultados indicaram que na maioria dos locais estudados, o valor 
fractal diminuiu com o aumento da idade. Pacientes do sexo masculino demonstraram em 
geral valores mais altos do que no sexo feminino. Não houve alteração significativa entre 
lado direito e esquerdo da mandíbula, porém entre os diferentes locais, notou-se uma 
diferença significativa do valor fractal. Concluíram, os autores, que os valores fractais 
podem ser utilizados na análise trabecular óssea por meio de TCFC. 
2.4.2. Métodos de cálculos da Dimensão Fractal 
 A geometria fractal oferece a capacidade de descrever e caracterizar a 
complexidade das imagens ou mais precisamente sua composição textural. Medidas de 
textura óssea são baseadas na detecção de padrões na variação de valores na escala de 
cinza (LOPES e BETROUNI, 2009). 
 A necessidade de avaliar formas e objetos complexos estimulou os estudos no 
campo da matemática fractal e desenvolveu distintas formas de cálculos da DF (Backes, 
2006; Lopes e Betrouni, 2009). Vários métodos avaliam essa dimensão, sendo que cada 
um tem sua própria base teórica, explicando assim o fato que diferentes valores podem 
ser encontrados para a mesma estrutura (LOPES e BETROUNI, 2009). 
 Pode-se agrupar os métodos mais utilizados em três grandes grupos: o box 
counting, fractional brownian motion e area measurement. O primeiro método foi o box 
counting, no qual os sinais são representados em uma grade de escala finita e analisados 
por um computador. O fractional brownian motion é um modelo não-estático e muitas 
vezes usado para descrever fenômenos aleatórios. Duas variações deste método são o 
variogram e o power spectrum. O area measurement utiliza elementos estruturais de 
diversas escalas para calcular a área da intensidade do sinal (LOPES e BETROUNI, 
2009). 
 No método box couting a imagem é coberta por uma grade quadrada, onde o 
tamanho dos quadrados é reduzido progressivamente. Para cada tamanho da caixa, o 
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número de quadrados contendo a estrutura é contado. Um gráfico do inverso do tamanho 
da caixa versus o logaritmo do número de elementos contendo os quadrados é obtido. A 
inclinação do gráfico é a DF (WAGLE et al., 2005). Seu princípio é simples e de fácil 
execução, tornando este método o mais popular e frequentemente usado por diversas 
áreas do conhecimento como na Física, Engenharia, Mineralogia, Biologia, Medicina, e na 
Odontologia (LOPES e BETROUNI, 2009; SÁNCHEZ e UZCÁTEGUI, 2011). Na área da 
saúde é muito utilizado em radiografias e tomografias, que por serem compostas por tons 
de cinza, precisam ser convertidas em imagens binárias antes da avaliação (BAKSI e 
FIDLER, 2012). Entretanto, esta condição pode ser considerada uma limitação do método 
(LOPES e BETROUNI, 2009). 
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3. PROPOSIÇÃO 
 Avaliar e comparar os resultados das análises fractais das imagens de uma mesma 
estrutura, imagens estas realizadas em dois tomógrafos computadorizados de feixe 
cônico operados com FOVs diferentes. 
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4. MATERIAL E MÉTODO 
  
 Este trabalho foi aprovado pelo Comitê de Ética em Pesquisa da UFJF (número do 
parecer consubstanciado 1.998.591). 
4.1. MATERIAL 
 A amostra foi constituída de dois exames de TCFC da mandíbula de um mesmo 
indivíduo, realizadas com os tomógrafos Next Generation i-CAT (Imaging Sciences 
International, Hatfield, PA, EUA) e PreXion 3D Elite (PreXion, Inc, Chiyoda-ku, Tokyo, 
Japão), com um intervalo de 1 semana, pertencentes ao arquivo da Faculdade de 
Odontologia da Universidade Federal de Juiz de Fora. 
4.2. MÉTODO 
 Os exames de TCFC foram realizados nos tomógrafos Next Generation i-CAT 
operando a 120 kV e 5 mA, com espessura de corte (voxel) de 0,25 mm, tempo de 
rotação de 26,9 s e um FOV de 130 x 160 mm e PreXion 3D Elite operado a 90 kV e 4 
mA, espessura de corte de 0,147 mm, tempo de rotação de 19 s e um FOV de 81 x 75 
mm. Para a aquisição das imagens, o indivíduo foi posicionado sentado, com o queixo 
apoiado sobre o suporte apropriado, com o plano de Frankfurt paralelo ao solo e o plano 
sagital mediano perpendicular ao solo e estabelecida a oclusão dentária com a mandíbula 
em posição de máxima intercuspidação. O FOV foi posicionado de forma que o corpo da 
mandíbula ocupou o seu terço vertical médio. Os exames fornecidos pelos dois 
tomógrafos foram armazenados no formato DICOM múltiplo não compactado. 
4.2.1. Escolha e determinação das imagens 
 A seleção inicial das imagens utilizadas foi realizada no programa Radiant (RadiAnt 
DICOM Viewer, versão 3.4.1). Todas as imagens utilizadas foram da mandíbula no plano 
axial compreendidas desde a primeira imagem inferior que continha o mento, passando 
pela imagem do forame mentual esquerdo, até a última imagem superior contendo a 
imagem do forame mentual direito totalmente delimitado pela cortical óssea. Após a 







anterior foi invertida, e a imagem passou de branco para preto e vice-versa, facilitando a 
sua contagem. Em seguida, foi realizada a esqueletização. Neste processo, os pixels das 
bordas das imagens foram removidos até que a imagem ficasse reduzida a um simples 
esqueleto largo do tamanho de um pixel. Nas imagens esqueletizadas foram realizadas as 
análises, gerando, por fim, os valores da DF. A fim de confirmar os resultados obtidos, a 
imagem esqueletizada foi sobreposta à imagem inicial, assegurando que a esqueletização 
correspondeu à imagem original. 
4.2.4. Análise Estatística 
 A seleção das imagens tomográficas e as análises fractais foram realizadas por um 
único avaliador, experiente em imagens de TCFC, e o ICC determinou a confiabilidade 
intraexaminador. Este foi calculado pela determinação da análise fractal de 15 imagens 
selecionadas aleatoriamente, mensuradas duas vezes, com intervalo de 30 dias entre as 
medições. 
 Para verificação da normalidade dos dados foi aplicado o teste de Shapiro-Wilk. 
Para comparação das análises fractais obtidas pelos dois tomógrafos testados foi 
aplicado o teste U de Mann-Whitney. A análise estatística foi realizada com nível de 




 O resultado do coeficiente de correlação intraclasse foi 0,988, indicando uma alta 
concordância entre as medições. 
 Duas comparações entre as medidas obtidas das dimensões fractais do Mento e 
do Forame Mentual foram feitas entre os dois tomógrafos. Verifica-se que a média das 
amostras nas duas comparações foram maiores para as amostras do tomógrafo PreXion 
3D (tabela 1). Foi feito um teste de normalidade dos dados para cada grupo de 
comparação. Para as amostras do Mento, apenas as do tomógrafo i-Cat não observaram 
adequação à distribuição normal. Para as amostras do Forame Mentual, apenas as do 
tomógrafo PreXion 3D não observaram adequação à distribuição normal (tabela 2). 
Tabela 1 Fonte: Do próprio autor. 
  Estatística descritiva das análises fractais medidas. 
Tabela 2 Fonte: Do próprio autor. 




i-Cat PreXion 3D i-Cat PreXion 3D
Imagens 36 57 43 70
Média 1,029 1,256 0,819 1,112
Desvio padrão 0,116 0,088 0,128 0,094
Mínimo 0,824 1,044 0,538 0,866
Máximo 1,192 1,398 1,074 1,274
Shapiro-Wilk
Mento Forame Mentual
i-Cat PreXion 3D i-Cat PreXion 3D
Estatística 0,925 0,962 0,981 0,941
df 36 56 41 0,69
Sig. 0,018 0,078 0,728 0,003
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 Como nas comparações do Mento e do Forame Mentual apresentaram ao menos 
um tomógrafo cuja amostra não apresentou distribuição normal, optou-se pelo teste U de 
Mann-Whitney, alternativa não paramétrica ao teste t para comparação de médias de dois 
grupos. O p valor foi de 0,000, para as duas comparações, indicando ter havido diferença 
significativa entre as dimensões fractais das imagens obtidas pelos tomógrafos i-Cat e 
PreXion 3D, para o nível de 5% de confiança (tabela 3). 
Tabela 3 Fonte: Do próprio autor. 
  Teste de Amostras Independentes (teste U de Mann-Whitney). 




 Recentemente, tem havido uma tendência de utilizar a tomografia computadorizada 
de feixe cônico em exames odontológicos (ALAMRI et al., 2012). No campo da Radiologia 
oral e maxilofacial, a análise fractal vem sendo utilizada para avaliar a densidade óssea 
(SOUTHARD; SOUTHARD; LEE, 2001; HUA et al., 2009, TORRES et al., 2011, 
GONZÁLEZ-MARTÍN; LEE; VELTRI, 2012). De acordo com Southard et al. (1996), há 
uma relação positiva entre a dimensão fractal e a densidade do osso alveolar. À medida 
que a densidade óssea aumenta, o mesmo ocorre com a dimensão fractal. Usando a 
dimensão fractal de cortes maxilares de crianças, Wojtowicz et al. (2001) mostraram a 
crescente complexidade dos padrões trabeculares à medida que o osso crescia, e Nair et 
al. (2001) e Heo et al. (2002) relataram que a dimensão fractal aumentou durante o 
processo de recuperação óssea. 
 Existem vários parâmetros que podem influenciar a qualidade de uma tomografia 
computadorizada, incluindo o tamanho de FOV, o tipo de detector, o tamanho de voxel 
reconstruídos e a própria unidade (YENI, 2005; KAMBUROGLU et al., 2011). Estes 
parâmetros variam entre unidades TCFC e com diferentes protocolos de imagem da 
mesma unidade (LIBRIZZI et al., 2011). A maior quantidade de imagens selecionadas do 
tomógrafo PreXion 3D em relação a do i-Cat para um mesmo segmento ósseo se deve ao 
fato de o tomógrafo PreXion 3D apresentar um voxel menor. O programa ImageJ ao criar 
novas fatias de corte identifica e mantém o voxel original do tomógrafo utilizado. 
 Esses parâmetros podem levar a diferenças na resolução de imagens e podem ser 
variados de acordo com a tarefa de diagnóstico, mas ainda não foram estabelecidos 
protocolos para tarefas específicas de diagnóstico em Odontologia. As varreduras de 
TCFC de pequeno volume (PreXion 3D) são conhecidas por gerar imagens com maior 
resolução em comparação com exames de TCFC de grande volume (i-Cat). Ao usar o 
TCFC de pequeno volume, Wang et al. (2011) encontraram maiores níveis de precisão 
(91,9%). Além disto, o TCFC de grande volume expõe os pacientes a uma maior dose de 
radiação em comparação aos de pequeno volume (LIBRIZZI et al., 2011) devido à maior 
área de incidência de raios-X. 
 No presente estudo, ao se comparar as imagens no programa ImageJ (US National 
Institutes of Health, Bethesda, MD, versão 1.51a) provenientes dos tomógrafos, 
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percebemos que havia pequenas discrepâncias de posicionamento entre os tomógrafos. A 
metodologia empregada permitiu rotacionar e originar novos cortes nos três planos de 
corte, utilizando o elemento 41 como referência, obtendo-se então imagens da mandíbula 
nos dois tomógrafos equivalentes no posicionamento. 
 Van Dessel et al. (2013) compararam os parâmetros da estrutura óssea a 90 e 70 
kV, não fixando a dose de radiação e concluíram que o efeito de kV não foi tão acentuado 
quanto o de mA. Pauwels et al. (2015b) compararam a dimensão fractal e outros 
parâmetros da estrutura óssea, utilizando três combinações de tensão do tubo (kV) e 
tempo de exposição do tubo (mA). Concluíram que a maioria dos parâmetros da estrutura 
óssea não são afetados pelo kV se a dose de radiação for constante. Entretanto, os 
parâmetros relacionados com a estrutura trabecular, entre eles a dimensão fractal, foram 
fortemente afetados pelo tamanho do voxel: diminuíram de forma incremental em 
tamanhos de voxel maiores. Isto está de acordo com a diminuição da resolução espacial 
em tamanhos de voxel maiores (PAUWELS et al., 2012; PAUWELS et al., 2015a) levando 
a uma perda de detalhe no osso trabecular, que pode ser visto como uma "fusão" de 
trabéculas vizinhas. 
 Baksi e Filder (2012) ao avaliarem o efeito do tempo de exposição e resolução de 
imagem na análise fractal do osso periapical em imagens obtidas usando um sistema de 
placa de fósforo de armazenamento, constataram que as imagens obtidas com exames 
de super resolução deram valores de análise fractal significativamente maiores em 
comparação com a varredura de alta resolução para todas as exposições. Os valores da 
análise fractal diminuíram com o aumento do tempo de exposição para ambas as 
resoluções. A análise fractal maior foi encontrada para imagens com super resolução e 
tempo de exposição menor. 
 A análise fractal de imagens de TCFC é geralmente usada em pesquisas que se 
utiliza o mesmo modelo de tomógrafo, podendo variar apenas os parâmetros da tomada. 
A análise fractal é eventualmente usada em conjunto com outras análises, tais como: CT 
values, Histogram Analysis, DEXA, BMD measured by DEXA, entre outras (GÜNGÖR; 
YILDIRIM; ÇEVIK, 2016; MOSTAFA; ARNOUT; ABO EL-FOTOUH, 2016). 
 As diferenças nos valores da dimensão fractal refletem as diferenças na densidade 
óssea entre os indivíduos, e pode ser impraticável comparar diretamente esse valor entre 
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os indivíduos. Esta noção é apoiada pelo fato de que diferentes estudos sobre a 
dimensão fractal no osso maxilar normal produziram diferentes valores normais 
(SOUTHARD et al., 1996; KWAK et al., 2016). 
 Os métodos de determinação das análises fractais são extremamente diversos, 
como os métodos espaciais simplificados (método de pinça e método de dilatação de 
pixel), os métodos espaciais gerais (método de contagem de caixas, método de variação 
de intensidade, método Hurst e método de variação) e os métodos espectrais (métodos 
espaciais e espectrais e o método do espectro de potência) (GERAETS; VAN DER 
STELT, 2000). Geraets e van der Stelt (2000) revelaram que as dimensões fractais 
relatadas em estudos usando análise fractal para doenças ósseas diferem de acordo com 
os métodos utilizados. Então, como as dimensões fractais podem diferir de acordo com os 




 Todos os testes de comparações das médias das análises fractais das imagens 
obtidas pelos tomógrafos i-CAT e PreXion 3D mostraram diferenças estatisticamente 
significativas, sendo que foram observadas médias maiores nas análises fractais 
provenientes dos tomógrafos PreXion 3D. 
 As comparações de análises fractais de imagens de TCFC devem ser usadas 
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